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ABSTRAKT: 
 
Predkladaná diplomová práca sa zaoberá deformačne napäťovou analýzou femuru 
s aplikovaným vnútrodreňovým klincom a fixačnou páskou. Riešenie problému bolo 
uskutočnené na základe výpočtového modelovania. Výpočtový model pozostáva z modelu 
femuru, ktorého geometria bola vytvorená na základe CT dát, ďalej bol vytvorený model 
intramedulárneho klinca a fixačnej pásky na základe reálnych objektov. Bol vytvorený tiež 
model orientačného telesa s rovnakými charakteristickými rozmermi a materiálovými 
vlastnosťami ako analyzovaná stehenná kosť, na ktorom sa skúmal priamy vplyv fixačných 
pások na deformácia, respektíve posuv v mieste fraktúry femuru. Výsledný výpočtový model 
bol podrobený zaťaženiu vypočítanému na základe stoja na jednej dolnej končatine, čo 
simuluje reálny stav pri chôdzi človeka. Predpätie vytvorené vo fixačných páskach bolo 
simulované ochladením na hodnotu získanú analytickým výpočtom. Výsledná analýza bola 
realizovaná pomocou metódy konečných prvkov (MKP) v programovom prostredí ANSYS 
Workbench 14.5 . Zo získaných výsledkov je evidentné, že použitie fixačných pások 



















The presented Master’s Thesis aims at determining stress and strain analysis of femur 
with fracture fixed by intramedullary nail and cerclage cable. The one of the goals of this 
work was create computational model which will be able simulate problem. Computational 
model consist of  model of femur , it’s geometry was created on basis of CT data, than there 
was created model of intramedullary nail and cerclage cable on a basis of real objects. In this 
work was created simply model of femur with the same material features and characteristic  
proportions as analyzed model of femur. On this model was investigated direct impact of 
cerclage cables on deformation, respectively displacement in a surroundings of femoral 
fracture. On a final model were applied the real loads conditions. Preload  in a cerclage cable 
was simulated by cooling down to a temperature from analytical calculation. Concluding 
analysis was powered by Finite Element Method (FEM) applied in system ANSYS 
Workbench 14.5 . Due to a results of analysis, we could say that using cerclage cables in 
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1. ÚVOD  
 
 
Ţijeme v uponáhľanej dobe, plnej stresu. V dobe kde je kaţdý zaneprázdnený a robí 
všetko preto, aby naplnil svoj rebríček priorít. Paradoxne sa aj napriek stále rýchlejšiemu 
a náročnejšiemu tempu doby  priemerne doţívame vyššieho veku. V Českej republike sa 
v roku 1985 muţi doţívali priemerne 67,5 roku a ţeny 74,7 rokov. V porovnaní s rokom 2009 
kedy sa muţi doţívali 74 rokov, čo je o 6,5 roka viac, a u ţien 80,1 rokov čo je o 5,4  roka 
viac neţ v roku 1985. Graf zo štatistického ústavu Českej Republiky z roku 2009 dokazujúci 
túto skutočnosť sa nachádza na obrázku č.1.1. 
                                                                                                                              [1]  
 
Tento fenomén je zapríčinený viacerými faktormi, z nich najvýraznejším je stále sa 
zlepšujúca zdravotnícka starostlivosť. Neustále vznikajú nové poznatky, metódy a postupy, na 
základe ktorých následne nástroje, prístroje, ktoré zlepšujú liečbu a starostlivosť o pacientov. 
 Technológie, ktoré prinášajú vyššiu rýchlosť, adrenalínové športy, neopatrnosť, 
spôsobujú rôzne druhy poranení, často krát je to práve stav, kedy dôjde k porušeniu celistvosti 
kosti a teda k zlomenine. Pre správne hojenie tohto druhu poranenia je veľmi dôleţitá fixácia 
poraneného miesta. Táto diplomová práca pojednáva aj o dôleţitosti a účinnosti fixácie 
fraktúry konkrétne stehennej kosti. Pre efektívne splnenie poţiadavkou kladených na fixácie 
a fixátory vôbec je potrebné, okrem iného tieţ, mechanické skúmanie štruktúry, správanie, 
a vlastnosti svalov, kostí a podobne v interakcii s okolím. Práve týmito problémami sa 
zaoberá vedný obor s názvom biomechanika.        
   
                  [2] 
 
Obr.1,graf priemernej dĺžky života v závislosti na danom roku [1] z roku 2009 
 
2013 Diplomová práca 
 
VUT - FSI                                                                      11 Ústav mechaniky těles, 
mechatroniky a biomechaniky 
 
2. POPIS PROBLÉMOVEJ SITUÁCIE 
 
Frekventovaným spôsobom liečenia fraktúry femuru, respektíve diafýzy femuru je 
operačná liečba pomocou intramedulárnych klincov. Zavedením intramedulárneho klinca 
a následným ukotvením do fragmentov pomocou skrutiek sa zlomené časti dostanú do 
vhodnej polohy a stabilizujú.         
 V dnešnej dobe sa v praxi pouţíva mnoho fixačných pomôcok.  Ako jeden 
z uţitočných fixátorov poslednej doby sa javia fixačné pásky. Tieto pásky stiahnu obvod 
fragmentov kosti, čím fixujú kosť a bránia ďalšiemu šíreniu trhliny do lomu.   
Čiastkovou snahou tejto práce je zistiť mieru prospešnosti fixačných pások  
v kombinácii s intramedulárnym klincom. V praxi sa oba fixátory beţne pouţívajú. Ich 
kombinácia je však zriedkavá. V odbornej literatúre je moţné nájsť vedecké práce, ktoré 
pojednávajú o výhodách pouţitia, mechanických vlastnostiach, alebo náročnosti aplikácie 
kaţdého z fixátorov. Avšak o nich a  ich vzájomnej kombinácii z biomechanického hľadiska 
toho stále veľa nevieme. Táto práca si kladie za cieľ preskúmať túto problematiku, k čomu je 
potrebná práve deformačne napäťová analýza tejto sústavy. Vzhľadom k tvarovej 
a materiálovej náročnosti je pri vytváraní výpočtového modelu nevyhnutné riešiť radu 
čiastkových problémov. Tieţ vzájomné uloţenie jednotlivých komponent a celej sústavy, 
následné zaťaţenie spôsobujú nemalé komplikácie. Na základe moţností Ústavu mechaniky 
těles, mechatroniky a biomechaniky (ďalej len UMTMB) bude riešenie zamerané na 
výpočtové modelovanie a následné riešenie pomocou Metódy konečných prvkov (ďalej len 
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3. FORMULÁCIA PROBLÉMU 
 
Na základe popisu problémovej situácie je problém formulovaný takto: 
Uskutočnenie deformačne napäťovej analýzy riešenia fraktúry femuru 
s aplikovaným vnútrodreňovým klincom a fixačnými páskami. 
 
 
4. CIELE PRÁCE 
 
 
Pri liečbe zlomeniny femuru sa často pouţívá osteosyntéza s vyuţitím vnútrodreňového 
klinca. Cielom tejto diplomovej práce je deformačne napaťová analýza osteosyntézy 
zlomeniny femuru s aplikovaným vnútrodreňovým klincom doplnená fixačnými páskami. 
Vzhladom k malým skúsenostiam a obmedzenej publicite súvisiacej s doplnením spomínanej 
osteosyntézy fixačnými páskami je čiastočným cielom tejto diplomovej práce riešenie 
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5. REŠERŢNÁ ŠTÚDIA 
 
 
Mark Lenz, Stephan Marcel Perren, Robert Geoff Richards, Thomas Mückley, Gunther 
Olaf Hofmann, Boyko Gueorguiev, Markus Windolf. Biomechanical performance of 
different cable and wire cerclage configurations. 2012, International Orthopaedics, 
strany 125-130.[3] 
Článok [3] sa v úvode zaoberá aplikáciou fixačných pások v traumatológii, ich 
namáhaním a deformáciou počas aplikácie a fixácie. Ako hlavný cieľ tejto práce je 
analyzovať sedem rôznych druhov aplikácie tohto fixátoru a vzájomne ich porovnať. Druhy 
aplikácie sa líšia priemerom (1,5mm,1,7mm..), konfiguráciami (s jednou slučkou, s dvomi 
slučkami) a ukotvením (zakrútením, kotviacou sponou),druhom pásky (pletené, nepletené), 
zobrazené na obrázku 5.         
 V závere práce sú výsledky analýzy ktorá ukázala, ţe  dvojslučkové pásky sú výrazne 
účinnejšie neţ pásky s jednou slučkou a ţe sú porovnateľné s pouţitím dvoch 
jednoslučkových pások a to pri kaţdom priemere. Ďalej bolo dokázané, ţe pletené pásky sú 
podmienené plastickej deformácii a predčasnou stratou predpätia a teda sa ich pouţitie 
z biomechanického hľadiska nedoporučuje. 
 
Obr.5,konfigurácie aplikácie fixačných pások: a) s dvomi slučkami a kotviacou sponou, b)s 
dvomi slučkami a zakrúteným zakončením, c) s jednou slučkou a kotviacou sponou, d)s dvomi 
slučkami a zakrúteným ukončením, e)dve nezávislé pásky so zakrúteným ukončením, f)pletená 
páska so zakrúteným zakončením. [4] 
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Kraus J., Volf V., Burget F., Jindrová B. PCCP versus standardní proximální femorální 
hřeb při léčbě pertrochanterických zlomenin femuru. Rozhledy v Chirurgii, 2009, roč. 
88, č. 8, s. 469-474.[5] 
 
Cieľom tejto práce je porovnať dve skupiny vybraných pacientov liečených na 
pertrochanterickú zlomeninu femuru  typu 31 A1 A2 A3 podľa AO  pouţitím dvoch rôznych 
typov implantátov. Jedna časť bola liečená pomocou proximálneho rekonštrukčného klinca 
a druhá pomocou implantátu PCCP (Percutaneus Compression Plate). Sledoval sa operačný 
čas, krvná straty, peri a pooperačné komplikácie, pocity bolesti. Závery práca sú nasledujúce: 
operačné časy sú porovnateľné pri oboch skupinách, pri aplikácii PCCP nastala signifikantne 
niţšia strata krvi výrazne pacienti vnímali výrazne niţšiu bolesť po operácii. V počte 
komplikácií nebol zaznamenaný ţiadny rozdiel. Pouţitie PCCP sa javí ako účinnejšia 
technika, avšak je nutné dobré zvládnutie techniky všetkými členmi traumatologického týmu. 
Autori sa domnievajú, ţe PCCP nie je alternatívou femurálneho klinca, alebo vhodnou 
doplnkovou metódou osteosytézy intertrochanterických fraktúr femuru. 
 
Doc. MUDr. Leopold Pleva, CSc., Zevní fixace v traumatologii, Traumacentrum FNsP, 
Ostrava, 5.10.2001 [6] 
 
Práca sa zaoberá rôznymi vonkajšími typmi fixácie fraktúr kostí. V úvode práce je 
zhodnotenie vonkajšej fixácie. Vhodnosť pouţitia tohto typu fixácie je hlavne u otvorených 
zlomenín, trieštivých zlomenín s rozsiahlym poškodením mäkkých tkanív, pri artrodéze, 
korekčnej kostnej operácii (predlţovanie kostí). Spomínajú sa výhody ako nízka hmotnosť, 
jednoduchosť operačnej metódy, pri ktorej je poškodenie mäkkých tkanív minimálne. Autor 
v práci rozdeľuje vonkajšie fixátory na dve skupiny. Fixačná funkcia prvej skupiny je 
zaloţená na vkladaní klincov a skrutiek do fragmentov kosti. Druhá skupina je 
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Harold M.Frost, Bone’s Mechanostat: A 2003 Update, Department of Orthopaedic 
Surgery, Southern Colorado Clinic, Pueblo, Colorado, THE ANATOMICAL RECORD 
PART A 275A:1081–1101 ,2003  [57] 
 
 Článok pojednáva o remodelácii, respektíve prestavbe kostných tkanív. Tento proces 
je závislý na zaťaţovaní kosti. Ak je vonkajšie zaťaţenie vyššie ako na aké je kosť zvyknutá, 
začne sa proces remodelácie. Kostná hmota sa aţ do doby, kým sa hodnoty napätia ustália. 
Súčasne dochádza k resorpcii a vzniku novej kosti.     
 Autorova hypotéza vychádza z tvrdenia, ţe remodelácia a modelácia kostných tkanív 
závisí na pretvorení. Na strane 1082 sú rozobraté štyri štádiá, ktoré sú charakterizované 
veľkosťou pretvorenia. Prvé štádium končí medzi hodnotami 50.10-6 – 200.10-6[-] a 
charakterizované nedostatočným zaťaţením kosti, čím dochádza k jej resorpcii. Druhé 
štádium končí medzi hodnotami 1.10-3 – 1,5.10-3[-], ide o fyziologický stav, kedy dochádza 
k prestavbe kostných tkanív. Tretie štádium je obmedzené hodnotou medzi 2,5.10-3 – 3.10-3[-], 
v tomto štádiu nastáva preťaţenie kostných tkanív. V tomto štádiu je zvýšená výstavba 
kostnej hmoty, čím kosť postupne stráca pruţnosť, zvyšuje sa pevnosť a krehkosť. Posledné 
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6. ANALÝZA PRVKOV RIEŠENEJ SÚSTAVY 
 
6.1 Anatómia femuru 
 
Stehenná kosť (femur), je najdlhšia a najmohutnejšia kosť v ľudskom tele. Patrí medzi 
dlhé, rúrkovité (duté) kosti.         
 Skladá sa z proximálneho konca, ktorý je tvorený zo spongióznej kosti a pozostáva 
z hlavice (caput femoris), na ktorej sa na zadnom, dolnom kvadrante nachádza trojboká jamka 
(fovea capitis). Ďalej nasleduje krček (collum femoris), ktorý spája proximálny koniec s telom 
kosti. Os krčku s osou tela zviera uhol 125 stupňov, ide o takzvaný kolodifyzárny uhol, ktorý 
sa v priebehu ţivota zmenšuje, pri novorodencovi dosahuje aţ 160 stupňov. Pri hodnotách 
nad 135 stupňov, hovoríme o valgóznom postavení krčku, pri hodnotách pod 120 stupňov ide 
o varózne postavenie.  Na laterálnej strane krčku je veľký chocholík (trochanter major), na 
mediálnej je kuţelovitý malý chocholík (trochanter minor). Oba trochantery spája drsná čiara 
(linea intertrochanterica). Na vnútornej strane veľkého trochanteru je chocholíková jamka 
(fossa trochanterica).          
 Stehenná kosť (obr. 6.1.1) pozostáva z tela femuru (corpus femoris) a dreňovou 
dutinou (cavitas medullaris), ktorá siaha aţ do dolnej štvrtiny dĺţky kosti a je vyplnená 
kostnou dreňou. Corpus femoris začína pod malým chocholíkom a bez zreteľnej hranice 
prechádza aţ do distálneho konca kosti. Distálny koniec femuru je rozšírený v oboch smeroch 
a je zakončený dvomi kĺbnymi hrboľmi, condylus lateralis a epicondylus madialis, ktorý je 
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6.1.1 Kostné tkanivo 
 
 Kosti majú v tele okrem nosnej funkcie ďalšiu veľmi podstatnú úlohu a tou je chrániť 
vnútorné orgány.         
 Vďaka ich hubovitej vnútornej stavbe sú dosť pruţné, čo im umoţňuje odolávať 
nárazom a tým chrániť vnútorné orgány pred poškodením, dokonca keď sa poškodia, dokáţu 
znovu zrásť do pôvodného stavu. Základnou stavebnou jednotkou všetkých typov kostných 
tkanív je kostná bunka nazývaná osteon. Na stavbe kaţdej kosti sa podieľajú dva typy 
kostného tkaniva. Prvý typ tkaniva je hutný a pevný, ktorý vypĺňa obvod kostí, ide o takzvané 
kortikálne kostné tkanivo (substantia corticalis), druhý typ je flexibilnejší, tvorený z trámov, 
jedná sa o porézne výplňové tkanivo nazývaná šopngiózne kostné tkanivo (substantia 
spongiosa). Pre porovnanie, celá kostra váţi priemerne 5 kg, z toho kortikálne kostné tkanivo 
váţi 4kg a 1 kg špongiózne kostné tkanivo [61]. V strede veľkých kosti, teda aj stehennej 
kosti, sa nachádza dutina v ktorej je kostná dreň, ktorá slúţi ako továreň na výrobu červených 
krviniek  
                                                                                                                                                                [9] 
 
 




2013 Diplomová práca 
 
VUT - FSI                                                                      19 Ústav mechaniky těles, 
mechatroniky a biomechaniky 
 
6.1.1.1 Kortikálne kostné tkanivo 
 
Kortikálne kostné tkanivo, tieţ sa mu hovorí kompaktné tkanivo, alebo kompaktná 
kosť, pretoţe je pevné a tvrdé. Názov kortikálne pochádza z latinského slova cortex a teda 
kôra, keďţe kortikálne tkanivo skutočne tvorí akýsi ochranný obal (kôru) kosti. Ako uţ bolo 
povedané v predošlej podkapitole, zaberá 75-80 % celkovej hmotnosti ľudskej kostry. Je 
silnejšie, pevnejšie a tuhšie neţ špongiózne kostné tkanivo. Primárnou anatomickou 
a funkčnou jednotkou kortikálneho kostného tkaniva je osteon, respektíve Harvesov systém. 
[11] 
 
Stavba kortikálneho kostného tkaniva [12] 
6.1.1.2 Spongiózne kostné tkanivo 
 
Špongiózna kosť je zloţená z kostných trámov, ktoré sú usporiadané v závislosti na 
mechanickom pôsobení na kosť. Vypĺňa vnútornú časť kortikálného kostného tkaniva kosti 
a na prvý pohľad pripomína včelí plást. Trámce sú podobne ako u kortikálneho kostného 
tkaniva tvorené z plášťových lamel. 
           [13] 
 
Zobrazenie špongiózneho a kortikálneho kostného tkaniva stehennej kosti[14] 
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6.2 Svaly 
Svaly umoţňujú pohyb človeka, pričom kontrahujú a konajú prácu. Kontrakcie sú 
riadené nervovými vláknami napojenými na sval, dochádza k väzbe medzi aktínom a 
myozínom, ktoré sa navzájom do seba zasúvajú. Reakcia medzi aktínom a myozínom je 
vratná a jej uskutočnenie závisí od prítomnosti ATP a iónov Ca2+. Chemická energia ATP 
(Adenosintrifosfát) sa premení na mechanickú a súčasne sa uvoľňuje teplo potrebné na 
udrţiavanie stálej teploty tela. 
            [15] 
 
Stavba svalu [16] 
Svaly dolnej končatiny zabezpečujú chôdzu človeka. Je moţné ich rozdeliť do štyroch 
skupín podľa ich umiestnenia. Sú to svaly bedrové, stehenné, predkolenné a svaly nohy. 
Predkolenné svaly, stehenné svaly a svaly nohy pre dosiahnutie cieľov tejto diplomovej práce 
nemajú význam, preto sa im diplomant ďalej nebude venovať. Bedrové svaly zabezpečujú 
pohyb v bedrovom kĺbe. K nim patria bedrovodriekový sval (m. iliopsoas), najväčší sedací 
sval (m. glutaeus maximus), stredný sedací sval (m. glutaeus medius) a najmenší sedací sval 
(m. glutaeus minimus). Tieto svaly začínajú na panve a upínajú sa na veľký chocholík 
(trochanter major), zabezpečujú abdukciu (stiahnutie) a extenziu (narovnanie, vystretie) 
v bedrovom kĺbe. Do výpočtu je zahrnutá funkcia stredného sedacieho svalu (m. gluteus 
medius) a malého sedacieho svalu (m. gluteus minimus), ktoré sú z medicínskeho hľadiska pri 
stoji na jednej končatine funkčné (podkapitola 10.3)     
            [17] 
 
Bedrové svaly [18] 
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6.3 Intramedulárny klinec 
 
Na trhu dnes existuje mnoho druhov intramedulárnych (vnútrodreňových) klincov. 
Záleţí od typu kosti a aplikácie, respektíve type zlomeniny. O vhodnosti pouţitia rozhoduje 
doktor. Podľa typu kosti existujú femurálne, tibiálne a humerálne  vnútrodreňové klince, ďalej 
je pozornosť venovaná len femorálnym klincom, pretoţe práve tento typ je pouţitý v tejto 
diplomovej práci. Femorálne vnútrodreňové klince je moţné rozdeliť na klasické  
a retrográdne. V tejto diplomovej práci je pouţitý klasický vnútrodreňový klinec. Je jemne 
ohnutý, tak ţe pri rotácii, okolo svojej osi vytvára špičkou kruţnicu o polomere 2,3 mm. 
 Intremedulárny klinec je ideálny fixátor pre zlomeniny tela femuru, nie je vhodný na  
stabilizáciu proximálnych a distálnych zlomenín stehennej kosti. Klince sa vyrábajú z oceli 
(ISO 58321E), alebo titanu Ti6AL4V ELI (ISO 5832–3). Sú duté, bez výrezov a majú 
kruhový prierez. Veľkosti priemerov a dĺţky si normuje kaţdý výrobca (napr. Synthes, 
Medin) sám. Pre názornosť udávam normovanie firmy Medin : priemery 10-15mm, dĺţky 
320-350mm.  
        [19],[20],[21] 
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Pre správnu fixáciu sa pouţíva viac druhov skrutiek. Pre ukotvenie proximálnej časti 
femuru sa aplikujú kompresné skrutky a skrutky kotviace k uchyteniu distálnej časti. Ďalej je 
tieţ dôleţitá takzvaná zátka, ktorá sa pouţíva k zavedeniu a následnému odstráneniu 
intramedulárneho klinca. Tieto komponenty sú vyrábané z titanu o rôznych priemeroch, 
dĺţkach a s rôznym odstupňovaním podľa príslušného výrobcu. Skrutky môţu mať tupý hrot, 
alebo byť samorezné, celozávitové, samodrţné, záleţí na výrobcovi a vhodnosti prevedenia 
pre danú fraktúru. 









Ukážka rôznych typov kotviacich (distálnych) skrutiek [58][59] 
 
 
Kotviacia skrutka, proxímálna [60] 
 
                            
Titanová zátka [60] 
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6.3.2 Zavedenie intramedulárneho klinca 
 
Intramedulárna fixácia je dnes štandardným typom liečby fraktúr hlavne tela dlhých 
kostí ako je femur, či tibia. Ako uţ bolo spomínané tento typ fixácie nie je vhodný 
k stabilizácii poroximálych a distálnych zlomenín. 
 
Zavedenie (proximálne) intramedulárneho klinca do stehennej kosti[23] 
 
Na stránkach firmy MEDIN je okrem katalógu produktov zverejnený tieţ postup 
pouţitia jednotlivých implantátov. Pri zavedení vnútrodreňového femorálneho klinca je 
pacient v ľahu, moţná je tieţ poloha na boku pacienta. Tento implantát je zavádzaný cez 
proximálnu, alebo distálnu časť kosti. Miesto a spôsob zavedenia záleţí od miesta a typu 
zlomeniny. Kaţdopádne poloha pacienta musí umoţňovať kontrolu RTG zosilovačom celého 
rozsahu operovanej časti femuru. 
           [24] 
 
Zobrazenie polohy pacienta a spôsoby zavedenia[24] 
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Ďalej bude rozpísané zavedenie cez proximálnu časť stehennej kosti, obrázok (6.3.2), 
zavedenie cez distálnu časť je obdobné a zobrazené na obrázku (6.3.3).    
 
Obr.6.3.2, priebeh operačných krokov pri zavedeni vnútrodreňového klinca[25] 
Operácia začína rezom v pozdĺţnom smere stehna od veľkého trochanteru proximálne. 
Pomocou tenkého perforátora zavedeného pri mediálnom okraji veľkého trochantera sa 
chirurg dostane do dreňovej dutiny. Do vytvorenej diery sa zavedie zavádzač, ktorý slúţi 
k ustaveniu fraktúr a drţí smer frézy. 
           [26] 
       [24] 
Postupne sa vyvŕta diera pomocou odstupňovaných fréz aţ na poţadovaný rozmer. 
                                                           [24] 
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Vyvŕtaná diera sa vypláchne a zavedie sa klinec s cieličom. Postupnými rázmi na 
cielič sa zavedie klinec do správnej polohy a upevni sa proximálna časť pomocou istiacich 
skrutiek. Ukotvenie distálneho konca ja obtiaţnejšie. Pomocou pojazdného RTG prístroja sa 
skontroluje poloha klinca, zavedie sa cielič a obdobným spôsobom ako pri proximálnom 
konci sa vyvŕtajú diery a ukotví sa distálna časť jednou, alebo najčastejšie dvomi skrutkami.                                                                               
                  
 
           [24] 
 
 
Obrázok 6.3.3, zobrazenie zavedenia intramedulárneho klinca distálnou časťou femuru  [27] 
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6.4 Fixačné pásky 
 
S nárastom periprotetických  zlomením femuru sa ukázalo ako prospešné je aplikovať 
fixačné pásky (Cerclage cable). Je to jedna z najstarších foriem vnútornej fixácie. Ako jediný 
aplikovaný implantát (fixátor) sú fixačné pásky príliš slabé na dosiahnutie poţadovanej 
stabilizácie. Aj z tohto dôvodu sú v tejto práci fixačné pásky pouţité v kombinácii 
s vnútrodreňovým klincom. Na obrázku (6.4) je zobrazená aplikácia fixačných pások pri 
totálnej endoprotéze.  
Pri niektorých typoch zlomenín je nutné stiahnuť fragmenty kosti k sebe, tým nastáva 
stabilné prostredie pre hojenie. Fixačné pásky (Cerclage cable) , majú v praxi v rámci fixácie 
fraktúry dva zásadné prínosy. 1) Zabraňujú tvorbe (callus) výrastkov z dôvodu nesprávneho 
spojenia kosti. 2) Zamedzujú posuv fragmentov v oblasti fraktúry. Pouţitie fixačných pások 
nie je vhodné pri priečnych a trieštivých zlomeninách, naopak je prospešné pri šikmých 
a špirálových fraktúrach. Tento typ fixácie je určite správny krok, avšak má svoje nevýhody. 
Stiahnutie kosti môţe narušiť krvné zásobenie kosti. Kaţdý ďalší implantát predstavuje nárast 
operačného času, ceny a krvácania. Tieto riziká postupne minimalizujú nové bezpečnejšie 
technológie a postupy.  
           [28] 
 
 Obr. 6.4,ukážka aplikácie fixačných pások [29]. 
Technológia fixačných pások je relatívne mladá, tento fakt a takzvané „know how“ ktoré si 
kaţdá spoločnosť  zaoberajúca sa fixátormi a implantátmi dobre stráţi, pravdepodobne 
zapríčinili strohosť informácií zaoberajúcich sa problematikou tohto druhu fixácie. Na webe 
som narazil len na technický návod, spoločnosti Synthes, popisujúci postup aplikácie 
fixačných pások vzťahujúci sa k totálnej náhrade bedrového kĺbu, ktorý poskytuje základnú 
predstavu o problematike [30]. Tieto fixátory sa vyrábajú z nerezovej ocele, zliatiny kobaltu 
a chrómu, alebo titanu. Poskytovateľ Synthes uvádza moţné priemery 1,0 mm a 1,7 mm 
            
                    [30] 
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6.4.1 Zavedenie fixačných pások 
 
Technika pre zavedenie fixačných pások musí byť navrhnutá hlavne tak, aby čo 
najmenej  porušovala mäkké tkanivá a pritom fixátor plnil svoju funkciu. Tieto poţiadavky 
vyţadujú nielen skúseného chirurga, ale tieţ sofistikované nástroje (obrázok 6.4.1) , pomocou 
ktorých dochádza podľa moţností k čo najmenej invazívnemu poškodeniu mäkkých tkanív 
čím mimo iné dochádza k lepšiemu prekrveniu miesta fraktúry a následne niţšiemu času 
hojenia. Táto výhoda je hlavne významná u starších pacientov, ktorý trpia niektorou váţnou 
chorobou ako osteoporóza, kardiovaskulárne ochorenia, alebo cukrovka.  
           [31] 
 
Obr.6.4.1, 1)cerclage passer (kliešte) 2) cerclage tuneling device (fixačný tunelovací nástroj) 
3) cerclage passing tube (fixačná trubka)[32],[33] 
 
Cerclage passer je nepostrádateľný nástroj pre zavedenie fixačných pások. Vďaka 
deliteľným kliešťom umoţňuje minimálne invazívne zavedenie fixačných pások.  
 
a)Rez pomocou tunelovacieho nástroja, b) zavedenie jednej prvej časti klieští, c)zavedenie druhej 
časti klieští, d) zavedenie fixačnej trubky, e) zavedenie fixačnej pásky.[34] 
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K úspešnému riešeniu problému vymedzenom v kapitole 3, je potrebné rozhodnúť, aká 
metóda bude najvhodnejšia, najefektívnejšia k dosiahnutiu relevantných výsledkov. Daný 
problém je moţné klasifikovať, ako statický problém obecnej pruţnosti a pevnosti, avšak 
vzhľadom na komplikovanú geometriu, materiálové vlastnosti (hlavne stehennej kosti), väzby 
nie je moţné aplikovať analytické riešenie. Ďalšou variantov je experiment. Táto moţnosť nie 
je aplikovateľná z dôvodu absencie vzorku a skúšobnej aparatúry. Ako vhodná metóda na 
riešenie problému sa javí výpočtové modelovanie, respektíve numerické riešenie problému, 
pomocou Metódy konečných prvkov (ďalej len MKP). Je to variačná metóda, ktorej princíp 
spočíva v tom, ţe zo všetkých kinematicky prípustných stavov sa realizuje ten, ktorého 
energia napätosti je minimálna [62]. V súčasnosti existuje mnoho programov, obsahujúcich 
MKP, v tejto práci bude pouţitý software ANSYS, respektíve ANSYS Workbench, ktorý je 
najpouţívanejší na UMTMB. Prostredie Ansysu Workbench ma pred klasickým prostredím 
niekoľko výhod, uţívateľsky prívetivejšie prostredie, jednoduchší import geometrie 
z CAD/CAM, krajšie a názornejšie výstupy. Avšak tieto výhody sú podmienené vyššími 
výpočtovými časmi, hardwarovými nárokmi a obmedzenou moţnosťou nastavenia 
parametrov výpočtu. Preto ako hlavný výpočtový software bol zvolený uţ  spomínaný 
ANSYS Worbench. Ďalej sú potrebné systémy na tvorbu geometrie modelu femuru a to STL 
Model Creator na zhotovenie STL modelu z CT snímok. Tento program pracuje pod 
softwarom MATLAB a je schopný spätnej rekonštrukcie a teda z CT obrázkov vytvára 
virtuálny 3D model objektu [43]. Podrobný popis tvorby modelu je uvedený v podkapitole 
(10.1). Výsledný model je následne upravený v programoch CATIA a SolidWorks  pre 
finálny výpočet v programe ANSYS Workbench. V modelovacom systéme Inventor je 
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8. POUŢITÝ HARDWARE A SOFTWARE 
 
Na to aby mohla vzniknúť táto diplomová práca, bolo potrebné nemalé mnoţstvo 
uţitočných programov. Niektoré sú freeware a teda voľne dostupné z webu, ostatné zastrešilo 
VUT FSI, respektíve UMTMB.         
 Na prípadnú úpravu obrázkov a editáciu grafiky bol vyuţitý grafický program 
Paint.NET. V úvode práce bolo potrebné spracovať CT (počítačová tomografia), na čo bol 
s dovolením autorov pouţitý STL Model Creator, ktorý bol vyvinutý priamo na UMTMB. Pre 
prácu s CT obrázkami bol tieţ pouţitý program SPIN (Signal Processing In NMR), ktorý 
umoţňuje rôzne pohľady a rezy CT dat a disponuje mnoţstvom ďalších editačných nástrojov. 
Následná editácia uţ hotového stl (STereoLithography) prebehla v programe CATIA V5R19 
od firmy Dassault Systemes. Na úplné doladenie geometrie modelu, respektíve siete modelu 
bol aplikovaný 3D CAD systém SolidWorks 2010 taktieţ od spoločnosti Dassault Systemes. 
Intramedularny klinec autor modeloval v ďalšom 3D CAD modelárovi a to konkrétne 
v programe Inventor 2011 od firmy Autodesk. Vymodelované komponenty boli následne 
importované do výpočtárskeho programu Ansys v 14.5, konkrétne do prostredia Workbench, 
kde bol výsledný model dokončený a nastavené parametre a charakteristiky výpočtu metódou 
konečných prvkov.  
Jednotlivé ciele boli plnené na počítači ÚMTMB (A2/717) s touto konfiguráciou: 
 
Procesor: Intel(R) Core(TM) i5 CPU, 760 @ 2.8GHz 
Pamäť: 8 GB RAM 
Grafická karta: ATI Radeon HD 3870 
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9. VÝPOČTOVÉ MODELOVANIE 
 
Výpočtové modelovanie je nepriamy prístup  k riešeniu problému pomocou matematických teórií 
pre riešenie problému na účelovo vytvorenom reálnom, alebo abstraktnom objekte, ktorý obsahuje 
všetky podstatné charakteristiky primárneho objektu a ktorý sa týka určitého záujmu subjektu o tento 
objekt. Aby sa táto matematická teória stala modelovým objektom pre výpočtové modelovanie musí 
spĺňať tieto predpoklady: 
 
1) Musí byť matematicky riešiteľná 
2) Musí existovať výpočtový prostriedok k jej realizácii (v tomto prípade MKP) 
3) Musí byť algoritmizovateľná 









Kniţné a tieţ elektronické publikácie obsahujú málo informácií o deformačne 
napäťovej analýze zlomeniny femuru s aplikáciou fixačních pások, respektíve 
intramedulárneho klinca a fixačných pások. Taktieţ z dôvodu zloţitosti modelu femuru je 
efektívne podrobiť identickému namáhaniu teleso, ktoré ma rovnaké charakteristické 
rozmery, materiálové vlastnosti  a fraktúry, ako skúmaný femur. Týmto krokom je moţné 
získať skúsenosti s riešením deformácie a napätosti na zlomenine diafýzy femuru 
s aplikovanými fixačnými páskami. Predpokladá sa, ţe kontakty, tvorba predpätia a ďalšie 
komplikácie, ktoré fungujú na zjednodušenom modely, budú fungovať aj na modely reálnej 
stehennej kosti. Ďalej na tomto modely je prípadná efektivita , alebo zbytočnosť fixačných 
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9.2 Model geometrie orientačného telesa 
 
 Orientačný model bol základnými modelovacími nástrojmi vytvorený v programe 
SolidWorks a simuluje model diafýzy stehennej kosti v charakteristických rozmeroch 
(obrázok 10.1) a má materiálové vlastnosti kortikálneho kostného tkaniva, ktoré sú rozobraté 
v podkapitole 10.2. 
                                                                
Obr. 10.1, model orientačného telesa 
 
Na orientačnom telese bol zavedený skúšobný rez simulujúci fraktúru a aplikovaná 
fixačná páska 
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 Bolo testovaných viac konfigurácií uloţenia fixačnej pásky, avšak kontakt pásky 
s kruhovým prierezom bez zapustenia nekonvergoval k výsledku a kontakt s páskou 
štvorcového prierezu síce konverguje, ale neodpovedá realite. Nakoniec bola vybraná varianta 
s páskou kruhového priemeru zapustená do stehennej kosti, respektíve orientačného modelu. 
Fixačná páska bola zapustená do vzorku do hlbky 0,4 mm z dovodu lepšieho kontaktu medzi 
páskou a telesom. Tento krok je odvovodnitelný na základe predpetia ktoré je vytvorené 




Orientačný model je podrobený reálnemu zaťaţeniu femuru zisteného v kapitole 10.3 
a zobrazené na obrázku č.11. 
 
Obr.9.2,A -sila Fs (od svalov),B - sila Fr (styková v kĺbe),C) - predpätie pomocou 
ochladenia, D - votknutý koniec 
2013 Diplomová práca 
 
VUT - FSI                                                                      33 Ústav mechaniky těles, 
mechatroniky a biomechaniky 
 
 
V mieste fraktury a pásky bola MKP sieť zjemnená z dovodu vyššej relevantnosti 
výsledkov,  MKP sieť je zobrazená na obrázku 12. 
 
 
Obr.9.3,zobrazenie MKP siete  
 
Ako zaujímavé sa javili posuvy v okolí trhliny, respektíve roztvorenie trhliny a to 
v konfiguráciách bez fixačných pások, s jednou aplikovanou fixačnou páskou, s dvomi 
fixačnými páskami. 
           
Roztvorenie trhliny (posuv v smere y) bez aplikácie fixačných pások. 
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Roztvorenie trhliny (posuv v smere y) s dvomi fixačnými páskami. 
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Vplyv fixačnej pásky na roztvorenie trhliny (mm) 
 Bez fixačnej pásky S jednou fixačnou 
páskou 
S dvomi fixačnými 
páskami 
Posuv prox. časť (y) -1,8343 -0,32031 -0,22137 
Posuv dist. časť (y) -0,11147 -0,11172 -0,11227 
Roztvorenie (y) 1,72283 0,20859 0,1091 
Roztvorenie (%) 100% 12% 6% 
 
 
Zo zisteného vyplýva, ţe aplikácia fixačnej pásky má prospešný vplyv na liečenie 
fraktúr. Pri danej konfigurácii a zaťaţení je zrejmé, ţe z dôvodu pouţitia jednej fixačnej 
pásky sa trhlina roztvorí o 88% menej, a pri aplikácii dvoch fixačných pások aţ 94% menej 
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10. TVORBA VÝPOČTOVÉHO MODELU 
 
10.1 Model geometrie 
 
V roku 1972 sa v hlave Godfreya Newbold Hounsfielda zrodila myšlienka počítačovej 
tomografie, označovanej CT (Computed Tomography). Princíp tejto prevratnej metódy  
nadväzuje na objav Wilhelma Conrad Roentgena z konca 19. storočia. Avšak v CT sa 
neexportuje na röntgenový film, ale je matematicky prepočítaná a zobrazená do najmenších 
detailov z hodnôt absorpcie röntgenového ţiarenia. Veľkosť absorpcie závisí na hustote 
zloţenia tkaniva. Najvyššiu absorpciu majú tvrdé tkanivá ako zuby a kosti, potom svaly a 
najmenej ţiarenia absorbuje tuková vrstva. Ďalším zlepšením je, ţe zdroj ţiarenia aj detektor 
rotujú okolo pacienta. Takto zhotovené snímky v jednotlivých rezoch sa ukladajú vo formáte 
DICOM (Digital Imaging and Communication in Medicine), tento formát obsahuje tieţ 
informácie o pacientovi (rodné číslo, meno, vek, pohlavie, rozmery snímku, dĺţka kroku 
(vzájomná vzdialenosť jednotlivých rezov), ďalej sú to informácie o kvalite snímku 
a konkrétne veľkosť a intenzita voxelov (trojrozmerná forma pixelu). 
V roku 1979 za tento objav dostali Godfrey Newbold Hounsfield a McLeod Cormack 
nezávisle Nobelovu cenu. 
           [36] 
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10.1.1 Model geometrie femuru 
 
 
Základom pre geometriu stehennej kosti boli CT snímky v uţ spomínanom formáte 
DICOM, stiahnuté zo stránok University of Iowa [42], respektíve z projektu Visible Human 
Datasets, kde bola vytvorená celá kostra človeka. Z uvedeného zdroja boli prevzaté dáta 
femuru staršej ţeny, niţšieho zrastu. Snímky boli načítané v programe STLModelCreator 
[43], ktorý bol vytvorený kolektívom doktorandov na UMTMB. Tento program pracuje pod 
softwarom MATLAB a je schopný spätnej rekonštrukcie a teda z CT dat vytvára 3D model 
geometrie objektu. Po načítaní dáta zoradíme, prečistíme a podrobíme segmentácii. Telo 
femuru bolo segmentované automatickou segmentáciou, na proximálnu a distálnu časť, bolo 
potrebné pouţiť manuálnu segmentáciu. Po dokončení segmentácie je priamo v tomto 
programe moţno vygenerovať STL model segmentovanej oblasti. Bolo potrebné vytvoriť 










        Zobrazenie CT série obrázkov                                                 STL model časti femuru vygenerovný             
 femuru v programe SPIN                                                            prgramom STL Model Creator                                                                           
 
Pre ďalšiu editáciu bol zvolený program CATIA [44]. Do tochto programu 
importujeme vytvorený STL model z STLModelCreatora. Tu sa model vyhladí, vytvoria sa 
plochy a následne objemy. Konkrétne v module „Digitized Shape Editor“ bol importovaný 
STL model vygenerovaný v STLModelCreatore a vyhladený pomocou nástroja „Mesh 
Smoothing“. Takto je vygenerovaná nová sieť, v ktorej sú minimalizované chyby CT 
obrázkov, teda sa redukujú rôzne výrastky a nedokonalosti siete STL modelu. Následne 
v module  „ Generative Shape Design“ vytvoríme plošný, respektíve objemový model 
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proximálnej a distálnej časti femuru a v module „Quick Surface Rekonstruction“ pomocou 
nástroja „ Automatic Surface“ vytvoríme model tela femuru a intermedulárnu dutinu. 
Vytvorené modely boli uloţené do formátu IGES (Initial Graphics Exchange Specification) 
a následne načítané v programe SolidWorks [45]. 
          [46] 
                     
Model intermedulárnej dutiny a stehennej kosti po úprave v programe CATIA.  
 V programe SolidWorks od modelu femuru pomocou booleovských operácií, 
konkrétne pomocou nástroja „kombinovať“ odstráni dreňová dutina od celkovej kosti femuru. 
 
Vytvorenie stehennej kosti s dreňovou dutinou 
Ďalej bola kosť rozdelená na špongióznu a kortikálnu časť. Špongiózna kosť na 
epifýzach bola vytvorená spojením niekoľkých náčrtnutých profilov pomocou funkcie „pridať 
spojením profilov“, čím sa prepojili špongiózne epifýzy s dreňovou dutinou.  
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Zobrazenie špongióznej časti femuru a zvýraznenie častí ktoré bolo potrebné domodelovať 
 
Kortikálna kosť je tvorená z diafýzy femuru samozrejme bez dreňovej dutiny a plôch, 











Zobrazenie kortikálnej kosti femuru, diafýzna časť a kortikálne epifýzne časti. 
Na záver tvorby modelu bol editovaný povrch v module plochy, pre efektívnejšie 
meshovanie, následne vyššiu konvergenciu riešenia a lepšiu relevantnosť výsledkov.  
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Zobrazenie povrchu modelu stehennej kosti pred a po úprave 
10.1.2 Model geometrie fraktúry 
 
 Model geometrie fraktúry bol vytvorený opäť v programe SolidWorks. Bola vytvorená 
reprezentatívna zlomenina pod uhlom 45˚ tak, ţe bola editovaná nová rovina, netočená 
o poţadovaný uhol. Následne v nástroje „rozdeliť“ zvolíme vytvorenú rovinu ako referenčnú 
a rozdelíme kosť na dva fragmenty.  Táto fraktúra odpovedá AO klasifikácie, ako typ 
zlomeniny jednoduchá a šikmá, konkrétne pod uhlom 45˚ a z medicínskeho hľadiska sa 
povaţuje za najpravdepodobnejší typ zlomeniny. 
 
Zobrazenie fraktúry femuru, respektíve fragmentov femruru 
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10.1.3 Model geometrie intramedulárneho klinca 
 
Prostredníctvom vedúceho práce doc. Ing. Floriana, CSc. bol diplomantovi fyzicky 
poskytnutý exemplár fixátoru firmy Medin, konkrétne typ S11 L380. Na základe rozmerov 
femuru z CT obrázkov boli rozmery poskytnutého exempláru modifikované podľa 
normovania firmy Medin. Celý model bol následne vytvorený v modelovacom prostredí 
modelovacieho prostredia Autodesk Inventor 2011.  
 
            [39] 
 
10.1.4 Model geometrie kotviacich skrutiek 
 
 Na ukotvenie fragmentov k vnútrodreňovému klincu boli vymodelované kotviace 
skrutky. Pre túto prácu sú pouţité samorezné, celozávitové skrutky. Na ukotvenie distálnej 
časti o veľkosti M6 a na ukotvenie proximálnej časti M8. Dĺţky skrutiek boli 
modifikované podľa modelu femuru. Pre analýzu tejto práce nie je namáhanie závitu na 
skrutkách podstatné, preto nie je modelovaný závit, avšak funkcia závitu je simulovaná 
modelom kontaktu o ktorom je pojednané v podkapitole 10.4.2 . 
 
Modely kotviacich skrutiek vytvorené v programe Autodesk Inventor 
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10.1.5 Model geometrie fixačnej pásky 
 
Geometria fixačnej pásky bola vytvorená v programe SolidWorks, kde bol telom 
femuru vedený rez rovinou na ktorej bola následne vytvorená vodiaca trajektória pre 
tvrobu pásky tak, aby nastal presah medzi páskou a kosťou o veľkosti 0,4 mm. Následne 
kolmo na tento splajn  bol vytvorený náčrt kruhového prierezu pásky, ktorý má priemer 
1,7 mm. Nakoniec pomocou príkazu „pridať ťahaním po krivke“ bola vytvorená výsledná 
geometria fixačnej pásky. Toto zapustenie do periostu kosti je z dôvodu lepšieho kontaktu 
a následnej konvergencie. 
 




Ukážka zapustenia fixačnej pásky do femuru. 
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 Nakoniec boli vytvorené kompletné modely geometrie femuru s intramedulárnym 
klincom ,kotviacimi skrutkami a fixačnou páskou. Takto skompletovaná zostava bola uloţená 
vo formáte parasolid (.x_t) a importovaná do programu ANSYS Worbench, kde prebehli 
ďalšie editácie opísané v nasledujúcich kapitolách. 
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10.2 Model materiálu 
 
Celá zostava ako uţ bolo spomínané sa skladá z fixačných pások, vnútrodreňového 
klinca,  kotviacich skrutiek a samozrejme stehennej kosti, ktorá pozostáva zo špongióznej 
a kortikálnej časti. Uvaţovaný model materiálu všetkých komponentov riešenej zostavy tejto 
práce je lineárne elastický, homogénny a izotropný materiál, ktorý popisuje modul pruţnosti 
v ťahu (MPa) a Poissonovo číslo.  
 
10.2.1 Model materiálu intramedulárneho klinca a skrutiek 
 
Materiály pre výrobu kostných implantátov musia splňovať určité kritériá. Aby 
nenarušili prostredie tela pacienta, musia byť neškodné pre okolité tkanivo a tieţ musia byť 
biokompatibilné, teda biologicky znášanlivé a nespôsobovať alergické reakcie. A samozrejme 
musia vykazovať dostatočnú mechanickú pevnosť. 
Pre model materiálu intramedulárneho klinca a sním spojených skrutiek bola na základe 
popredného českého výrobcu Medin a.s vybraná titanová zliatina Ti6AL4V ELI (ISO 5832–
3). Medza klzu tejto zliatiny, podľa [63],  je 870 MPa. Vysoká pevnosť, odolnosť proti 
korózii, únavovému lomu a creepu sú dominantné vlastnosti tejto zliatiny, čím sa javí ako 
ideálny kandidát pre kostné implantáty. Medza únavy tejto zliatiny sa nachádza v intervale 
400-600 MPa, pre určenie konkrétnej hodnoty je potrebné poznať výrobcu, polotovar atď. 
Konkrétne hodnoty materiálových charakteristík uvádzam v tabuľke 10.2.1. 
            [50] 
Tabuľka 10.2.1:  










Ti6AL4V ELI [MPa] [-] [MPa] [MPa] 
Intermedulárny klinec 96 000 0,36 870 400-700 
Skrutky 96 000 0,36 870 400-700 
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10.2.2 Model materiálu fixačných pások 
 
V kapitole 6.4 bolo spomínané, ţe fixačné pásky sa v dnešnej dobe vyrábajú 
z nerezovej ocele,  zliatiny kobaltu a chrómu, alebo titanu. Presné zloţenie ani výrobca ani 
web neuvádza vzhľadom na „know how“. Z dôvodu problematickému prístupu k informáciám 
a teda určeniu presných materiálových charakteristík bola za model materiálu zvolená 
nerezová oceľ s nasledujúcimi charakteristikami: 
Materiál 
( nerezová oceľ) 









Fixačné pásky 193 000 0,31 17 . 10
-6 
 
            [51] 
10.2.3 Model materiálu femuru 
 
Stehennú kosť je z materiálového hľadiska moţné rozdeliť na kortikálnu a špongióznu 
časť. Určiť materiálové charakteristiky týchto a biologických tkanív vôbec je obecne veľmi 
obtiaţne. U špongióznej kosti je situácie ešte komplikovanejšia z dôvodu usporiadania 
vnútorných trámcov. Ďalšou komplikáciou je zloţenie kostných tkanív, teda objem vody, 
mnoţstvo minerálov, vek kosti a podobne. Pri konzervatívnom pohľade na vec je moţné 
prehlásiť, ţe kaţdá kosť ma iné materiálové vlastnosti a teda ţe kaţdý femur vydrţí iný záťaţ. 
Pre účely výpočtového modelovania je potrebné, pri danej rozlišovacej úrovni, vybrať vhodný 
model materiálu pre popis mechanických vlastností jednotlivých materiálov.  Pre túto 
diplomovú prácu bol vybraný homogénny izotropný materiál s nasledovnými 
charakteristikami: 
 




Špongiózna kosť 800 0,3 
Kortikálna kosť 145 000 0,3 
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10.3 Model zaťaţenia a väzieb 
 
Model zaťaţenia vychádza zo stoja človeka na jednej (ľavej) končatine, pri 
mechanickom pokoji. Druhá končatina je mierne zdvihnutá nad podloţkou a prednoţená tak, 
ţe je zachovaná symetria vzhľadom k mediálnej rovine. Týmto spôsobom je zachovaná 
pribliţná symetria tela človeka a jedná sa teda o statické zaťaţenie bedrového kĺbu. Funkcia 
bedrového kĺbu je zabezpečená mnoţstvom okolitých svalov, do výpočtu zahrnutá iba sila od 
stredného sedacieho svalu (m. gluteus medius) a malého sedacieho svalu (m. gluteus 
minimus), ktoré sú z medicínskeho hľadiska pri stoji na jednej končatine, alebo pomalej 
chôdzi funkčné. 
 
10.3.1 Výpočet pôsobiacich síl 
 
Pri stoji na jednej končatine pôsobia na človeka iba dve sily. Tiaţová sila človeka 
a výsledná styková sila od podloţky. Ako uţ bolo spomenuté, v bedrovom spojení pôsobí 
niekoľko síl. V tejto práci sa uvaţuje s tiaţou človeka   ⃗⃗  ⃗ , silou v uţ spomínaných svaloch 
(sedací malý a stredný)   ⃗⃗⃗  , styková sila pôsobiaca v bedrovom kĺbe , respektíve sila ktorou 
pôsobí stehenná kosť na kĺb   ⃗⃗⃗  .  
                                            
 
Uvoľnenie dolnej končatiny 
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Z CT dát vieme, ţe pacientkou je ţena, vyššieho veku, a podľa veľkosti stehennej 
kosti niţšieho vzrastu, nie je však známa jej hmotnosť. Podľa štatistiky NHANES (National 
Health and Nutrition Examination Survey) v rokoch 1999-2002 zistil priemernú váhu 
amerických ţien od 60-74 rokov na70,5 kg (155 libier). Veľkosť tiaţovej sily celého človeka 
bude teda : 
            [40] 
∑Fy=0 
FG = FA = mc . g = 70,5 . 9,81 = 691,605 N 
 
FA Styková sila 
FG Tiaţová sila celková 
FS Sila od svalov 
FR Sila v kĺbe od stehennej kosti 
FDk Tiaţová sila dolnej končatiny 
g Gravitačné zrýchlenie 
mc Celková hmotnosť pacienta 
 
 
Tieţ je potrebné stanoviť hmotnosť (tiaţ dolnej končatiny). Hmotnosti jednotlivých 
častí dolnej končatiny určíme podľa práce Braun-Fischera [41], kde sa uvádza percentuálne 
rozloţenie hmotnosti jednotlivých častí dolnej končatiny podľa tabuľky : 
 




Dolná končatina 11,58+5,27+1,79=18,64 
 
A teda môţeme spočítať veľkosť tiaţovej sily dolnej končatiny: 
 
 FDk = mc . 9,81 . 0,1864 = 128,915172 N 
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Poznáme nositeľu  stykovej sily   ⃗⃗  ⃗ , respektíve tiaţovej sily   ⃗⃗  ⃗ , ktoré sa nachádzajú 
v ose celkového skeletu. Umiestnenie osy vzhľadom k femuru bolo odmerané z CT obrázku.  
Ako referenčný rtg. obrázok bol pouţitý ten, kde sú ľavá a pravá končatina k sebe najbliţšie. 
Z obrázku je zrejmé, ţe os je od krajného bodu hlavy femuru vzdialená 156/2 =78 mm. Tento 





 Pri sile od svalov    ⃗⃗⃗  , uvaţujeme pôsobenie pribliţne v mieste veľkého trochantera 
a v ťaţisku plochy úponu na panve. Spojením týchto dvoch bodov vzniká nositeľka    ⃗⃗⃗  . 
Nositeľka sily v bedrovom kĺbe    ⃗⃗⃗⃗  prechádza bodom v strede hlavice femuru (caput femoris) 
a bodu ktorý vznikne ako priesečník nositeliek    ⃗⃗⃗⃗  a   ⃗⃗⃗  . Teda poznáme nositeľky všetkých 
troch síl, pre zhotovenie silového trojuholníka je však potrebné poznať jednu silu úplne. Preto 
stanovíme veľkosť sily    ⃗⃗  ⃗. Jedná sa o silovú rovnováhu na bedrovom kĺbe, teda je potrebné 
od celkovej tiaţe človeka odpočítať tiaţ dolnej končatiny. 
  ⃗⃗  ⃗ +     ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗   -    ⃗⃗⃗⃗ =0 
  ⃗⃗  ⃗ =     ⃗⃗⃗⃗  -     ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗   
  ⃗⃗  ⃗ = 691,605 – 128,915172 = 562,689828 N 
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Teraz stykovú silu   ⃗⃗  ⃗ poznáme úplne a poznáme tieţ nositeľky síl   ⃗⃗⃗⃗  a   ⃗⃗  ⃗, teda je moţné 
zostrojiť silový trojuholník, z ktorého určíme veľkosti síl   ⃗⃗⃗⃗  a   ⃗⃗  ⃗. Výsledné hodnoty sú 
zhrnuté v tabuľke 10.3.1.1 . 
                                              
Silový trojuholník pôsobiacich síl 
 
 
Tabuľka 10.3.1.1 : 
Veľkosť sily v (N) 
FG Celková tiaţová sila 691,60 
Fa Styková sila 562,68 
FDk Tiaţová sila dolnej končatiny 128,91 
FS Sila od svalov 788,58 
FR Sila v kĺbe od stehennej kosti 1325,95 
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10.3.2 Veľkosť predpätia vo fixačných páskach 
 
Pre lepšiu fixáciu chirurg pásky dotiahne tak, ţe v nich vytvorí predpätie o veľkosti 
300N , [30]           
Na vytvorenie daného predpätia príslušný chirurg vyuţíva sofistikované náradie 
určené a navrhnuté práve pre tieto účely, zobrazené na obrázku 10.3.2. 
                      
Obrázok 10.3.2, zobrazenie aplikácie fixačných pások a tvorby predpätia v páskach. [51],[53] 
 
Predpätie vo fixačných páskach je v programe ANSYS Workbench modelované 
pomocou ochladenia pásky. Avšak je nutné zistiť veľkosť tohto ochladenia. 
 Najskôr je potrebné zistiť o koľko  je potrebné aby sa páska stiahla, aby vytvorila 
predpätie 300N, respektíve o koľko sa páska natiahne pri zaťaţení 300N. 
Vstupné údaje : 
Modul pruţnosti 
nerezovej cele 
Eo 193 000 MPa 
Polomer prierezu 
pásky 








α 17.10-6 K-1 
Veľkosť predpätia 
v páskach 
F 300 N 
            [30] 
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Výpočet predĺţenia : 
Vychádzame zo vzorca :    
   
   
 
Kde         
                     m 
                       
        
   
   
 
              m 
                   
          
      °C 
Pásku z nerezovej ocele je pre dosiahnutie predpätia 300N potrebné ochladiť o 37 °C. 
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Respektíve radiálny posuv ktorý nastane sa rovná: 
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10.3.3 Model zaťaţenia 
 
 Model zaťaţenia vychádza z riešenia silového pôsobenia na úrovni výsledných 
stykových síl. Model femuru je zaťaţený na proximálnej časti (hlava femuru) stykovou silou 
od bedrového kĺbu, silou od svalov (veľký trochanter), predpätie vo fixačnej páske. Distálny 
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10.4 Model MKP 
 
Vytvorený model geometrie je vo formáte parasolid importovaný do programu 
ANSYS Workbench, kde je následne podrobený diskretizácii, to znamená ţe je nahradený 
takzvanými konečnoprvkovými prvkami, na ktorých je uskutočnený výpočet. Pre tvorbu siete 
a následný výpočet bolo potrebné pouţiť viac typov prvkov, objemové kvadratické 
atetraedrické prvky  SOLID187 (20 uzlov), SOLID186 (10 uzlov), v kaţdom uzle sú 3 stupne 
voľnosti, teda posuv vo všetkých smeroch. Kortikálna kosť epifýznych častí femuru je 
tvorená prvkami SHELL181, čo je škrupinový prvok so šiestimi stupňami voľnosti, čo 
predstavuje posuvy a natočenie vo všetkých smeroch, v kaţdom uzle. Pre popis kontaktov 
boli pouţité prvky CONTA174 a TARGE170. V sieti sa vyskytujú tieţ prvky SURF154, 
pomocou ktorých je definované silové zaťaţenie modelu. Konfigurácie pouţitých prvkov sú 
zobrazené na obrázku (10.4). 
           [44] 
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10.4.1 Model sieťe 
 
Ako uţ bolo spomenuté v predošlej kapitole, na riešenie boli pouţité štvorstenné prvky 
z dôvodu lepšej aplikovateľnosti na zloţitú geometriu femuru. V module geometrie objektu boli 
jednotlivé časti spojené do celkov, čím vznikol finálny model geometrie ktorý pozostávala z 
kotviacich skrutiek, intramedulárneho klinca, fixačnej pásky a stehennej kosti pozostávajúcej z dvoch 
fragmentov a tieţ plôch tvoriacich kortikálnu kosť distálnej a proximálnej časti femuru, všetky 
komponenty sú aj s vygenerovanou sieťou zobrazené na nasledujúcich obrázkoch: 
                     
Zobrazenie MKP siete na fragmentoch femuru. 
 
 
Zobrazenie MKP siete intramedulárneho klinca  
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MKP sieť proximálnej a distálnej časti kortikálnej kosti  
                            
MKP sieť tesniacich skrutiek  
 
MKP sieť tesniacej pásky 
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Pri tvorbe siete sa bral ohľad na miesta kontaktu medzi jednotlivými plochami 
a celkovo miestami kde sa očakávali veľké gradienty napätia, kde sa pomocou nástroja „Face 
sizing“ nastavila jemnejšia sieť. Vzhľadom na výpočtové časy sa v „menej dôleţitých“, 
bezkontaktných  miestach s jednoduchou geometriou vytvorila hrubšia sieť, čim došlo 





Komponent Počet prvkov 
Fixačná páska 200 
Vnútrodreňový klinec 44207 
Kortikálna časť – distálny fragment 4828 
Kortikálna časť – proximálny fragment 4336 
Skrutka  - proximálna časť 1650 
Skrutka- distálna časť 513 
Femur- proximýlny fragment 68197 
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10.4.2 Model kontaktov 
Po kompletácii komponent zostavy a hlavne následnom zaťaţení vnikajú kontaktné 
dvojice medzi jednotlivými plochami komponent, ktoré je samozrejme nutné zahrnúť do 
výpočtu. Z dôvodu počiatočnej konvergencie riešenia byli pre začiatok kontaktné dvojice 
simulované lineárnymi kontaktmi BONDED, následne ako kontakty bez trecích síl, ktoré 
prenášajú iba tlakové namáhanie, takzvané FRICTIONLESS  a aţ po postupnom odladení 
boli nastavené kontakty FRICTIONAL , ktoré zahŕňajú účinky statických trecích síl podľa 
určeného statického koeficientu trenia, ktorý je odôvodnený  niţšie.  
Celkovo sa v skúmanom modely nachádza šesť kontaktných dvojíc. Konkrétne je to kontakt 
medzi vnútrodreňovým klincom a kotviacimi skrutkami distálnymi a proximálnymi. Je to 
kontakt s trením, oba komponenty, respektíve povrchy sú zo zliatiny titanu a podľa [54] bol 
pre kontakt titan-titan určený koeficient statického šmykového trenia  0,36. 
 
Ďalej je to kontakt medzi vnútrodreňovým klincom a oboma fragmentami femuru, 
respektíve plochy dreňovej dutiny jednotlivých fragmentov femuru. Jedná sa opäť o kontakt 
zahrňujúci účinky trecích síl. Presne určiť koeficient trenia je v tomto prípade neľahká úloha, 
keďţe ide o kontakt kosť – titan, kde je ako aj u ostatných kontaktoch podstatná vlhkosť kosti 
a materiálu v styku, respektíve prostredia a v tomto prípade tieţ stav kosti. Na základe 
dostupných podkladov v [55] a uskutočnenej analýzy bola pouţitá hodnota súčiniteľa trenia 
0,5. 
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Medzi distálnym a proximálnym fragmentom femuru bol styk komponent modelovaný 
kontaktom FRICTIONAL. Je to kontakt kosť – kosť a podľa [55] bola veľkosť koeficientu 
statického trenia stanovená na 0,65. 
 
 
Pri aplikovaní fixačnej pásky vznikne styk, ktorý modelovaný kontaktom medzi 
páskou a oboma fragmentmi stehennej kosti. Ako bolo spomenuté v podkapitole 10.2.2, 
fixačná páska je vyrobené z nerezovej oceli , teda sa jedná o kontakt kosť (kortikálna) – oceľ 
(nerezová). Opäť ide o kontakt s trením, kde samozrejme záleţí na vlhkosti prostredia 
kontaktu, podľa [56] bol koeficient statického šmykového trenia určený na 0,4. 
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Kotviace skrutky sú naskrutkované do kosti, čím vzniká model spojenia, ktorý je 
simulovaný ako pevný kontakt typu BONDED. Keďţe boli pouţité celozávitové skrutky 
z kapitoly 6.3.1, skrutky majú pevný kontakt po celej dĺţke spojenia z kosťou či uţ 
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Ďalší styk je medzi kortikálnou a špongióznou časťou femuru na oboch periférnych 







 druh typ fs 
Klinec+skurtky Titan - titan FRICTIONAL 0,36 
Klinec+femur Titan - kosť FRICTIONAL 0,6 
Fragment1+fragment2 Kosť - kosť FRICTIONAL 0,65 
Páska +femur Nerez. oceľ - kosť FRICTIONAL 0,5 
Skrutky+femur Titan - kosť BONDED - 
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10.4.4 Nastavenie riešiča  
 
 S postupným ladením uţ spomínaného modelu kontaktov z predošlej kapitoly súvisí 
tieţ ladenie výpočtu a teda nastavenie riešiča. V programe ANSYS Workbench je moţné 
vyuţiť priamy, alebo iteračný riešič. Vzhľadom na nelinearitu a veľkosť úlohy z dôvodu 
kontaktu plôch jednotlivých komponent sa riešenie pri pouţití priameho riešiča nepodarilo 
zrealizovať. Ako učinný sa ukázal iteračný riešič, ktorý je teoreticky menej stabilný neţ 
priamy riešič a konvergencia u niektorých slabšie podmienených úloh môţe byť pomalá, aţ 
problematická. Avšak častokrát iterativné riešenie predstavuje aţ rádovú úsporu času, čo platí 
aj pre túto úlohu. Problémy s konvergenciou v tomto prípade nenastali, čo dokazuje obrázok 
10.4.4.  Vzhľadom na veľký počet prvkov a dĺţky výpočtového času bola zvolená metóda 
PCG (Preconditioned Conjugate Gradient), ktorá sa v ANSYSe Worbench volá pomocou 




Defaultná tolerancia itaračného riešiča (iterative solver tolerance value)  v ANSYSE 14.5 je 
1.10
-8
 bola po ladení výpočtu nastavená na 1.10-4. 
PCG metóda bola pouţitá pre jej hardwarovú nenáročnosť, a úsporu výpočtového času oproti 
metóde SPARSE (priama metóda) a je tieţ vhodná pre 3-D modely. 
           [44], [49] 
 
 
Obr. 10.4.4, zobrazenie priebehu konvergencie výpočtu, fialová farba charakterizuje silu konvergencie 
a tyrkysová farba charakterizuje kritérium, pod ktoré sa musí riešenie dostať. 
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11. PREZANTÁCIA VÝSLEDKOV 
 
 Táto kapitola obsahuje prezentáciu výsledkov deformačne napäťovej analýzy riešenej 
sústavy. Na namáhaných objektoch je vyhodnocovaná deformácia, respektíve deformačné 
posuvy, redukované napätie σHMH a redukované pretvorenie εHMH. Tieto hodnoty sú 
vyhodnocované pre stav s a bez aplikácie fixačnej pásky. Výsledné hodnoty sú porovnávané 
s Frostovou hypotézou z kapitoly  5. Následne je vykonaná kontrola na medzný stav, konkrétne 
medzný stav pruţnosti a medzný stav únavy. Tieţ sú porovnané kontaktné napätia s a bez pouţitia 
fixačnej pásky. 
 
11.1 Deformačné posuvy  
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11.2 Redukované napätie σHMH 
 Redukované napätie σHMH je podstatné pre posúdenie vzniku medzného stavu 
pruţnosti, preto bude pri titanových zliatinách (intramedulárny klinec, kotviace skrutky) 
porovnávané s medzou klzu, ktorá má pri titanovej zlitine Ti6Al4V  hodnotu 870 MPa 
(kapitola 9.2.1). Medza únavy tejto zliatiny je podľa [50] 400-700 MPa, konkrétne hodnoty sú 
závislé na polotovare, rozmeroch a výrobcovi. 
 
Redukované napätie σHMH v intramedulárnom klinci 
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Redukované napätie σHMH v kotviacich skrutkách. 
 
 
                
Detail maximálneho redukovaného napätia σHMH v kotviacich skrutkách. 
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Maximálna hodnota redukovaného napätia σHMH  je na vnútrodreňovom klinci v mieste 
fraktúry kosti.          
 Veľkosti redukovaných napätí σHMH  v implatntátoch dosahujú maximálne 265,85 
MPa, teda bezpečnosť, aby nedošlo k medznému stavu pruţnosti je: 
                
  
    
  
   
      
       
               
  
    
  
   
      
       
Z výsledkov je tieţ zrejmé, ţe pouţitie fixačnej pásky zniţuje nebezpečenstvo vzniku 
medzného stavu pruţnosti.  
Kontrola voči medznému stavu únavy: 
                
  
    
  
   
      
     
               
  
    
  
   
      
     
 
Vzhľadom k medznému stavu únavy je rozhodne bezpečnejšie aplikovať fixačnú 
pásku, prípadne pások viac. K medznému stavu únavy by nemalo dochádzať aj keď hodnoty 
bezpečnosti medze únavy nie sú obzvlášť vysoké. Avšak modelovaný stav popisuje situáciu 
tesne po operácii, respektíve aplikácii fixátora a nepredpokladá, ţe po vytvorení svalku 
v mieste fraktúry budú hodnoty napätia rozhodne menšie. Tieţ sa nepredpokladá, ţe pacient 
bude zlomenú nohu extrémne namáhať, práve naopak, predpokladá sa kľudový stav a občasné 
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11.3 Redukované pretvorenie εHMH 
 
 Kostné tkanivo je náročné formulovať a vymedzovať medznými stavmi, pretoţe vo 
fyziologickom stave prechádza remodeláciou. Zo štúdie Harolda M. Frosta [57] vyplýva, ţe 
mechanické namáhanie významne ovplyvňuje fyziológiu kostných tkanív a v prípade malého 
namáhania dochádza k remodelácii s úbytkom kostného tkaniva, horná hranica tohto štádia 
končí intenzitou pretvorenia 5-20.10-5[-]. V prípade veľkého zaťaţenia dochádza k dorastaniu 
kostného tkaniva (1-1,5.10-3[-]), avšak pri určitom namáhaní vzniká takzvané sklerotické 
kostné tkanivo, čím kosť stráca pruţnosť, nad hodnotou 25.10-3[-],  podľa Frostovej hypotézy 
sa kostné tkanivo porušuje a praská. Konkrétne hodnoty závislosti remodelácie na pretvorení 
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Hodnota redukovaného pretvorenia kostných tkanív je teda porovnávaná s hodnotou   
25.10
-3
[-], čo odpovedá vzniku  medzného stavu remodelácie kostných tkanív podľa Frostovej 
hypotézy [57], kapitlova 5. 
Pri aplikácii fixačnej pásky vzniká v mieste kontakt u pásky a stehennej kosti styk, 
ktorý spôsobí intenzitu pretvorenia aţ 0,0255[-], táto hodnota podľa Frostovej hypotézy  
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11.4 Kontaktné tlaky 
 
Ako zaujímavé sa samozrejme javia kontaktné tlaky v mieste fraktúry, respektíve 
kontaktu medzi fragmentami femuru. 
 
                                   
 
Maximálny kotaktný tlak vzniká pochopitelne v mieste kontaktu fragmentov femuru, 
kolmo na spoločnú stykovú plochu. Při pouţití fixačnej pásky kontaktný tlak v mieste 
kontaktu fragmentov zostáva zbruba rovnaký, avšak maximálny tlak nastáva v miete kontaktu 
fixačnej pásky a jedného s fragmentov a to 59%  (68 MPa) vyšší, neţ při zaťaţení bez 
fixačnej pásky.  
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11.5 Charakter kontaktu 
 
                           
    
Charakter kontaktu odpovedá zaťaţeniu. Pri zaťaţení bez fixačnej pásky fragmenty po 
sebe kĺţu, respektíve sa vzájomne posúvajú, kdeţto při pouţití fixačnej pásky sú na sebe 
nalepené a kĺzajúca časť je rapídne menšia. Tento fakt tieţ dokazuje, ţe pri aplikácii fixačnej 
pásky sú fragmenti vzájomne lepšie fixované, čo rozhodne prispieva rýchlemu hojeniu a 
skorej rekonvalescencii. 
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12. ZÁVER   
 
Táto diplomová práca skúma prínos fixačných pások pri fixácii fraktúry diafýzy femuru 
fixovanej vnútrodreňovým klincom. V podkapitole 9.1 bol riešený čiastkový problém zlomeniny 
diafýzy femuru, respektíve nalomená diafýza femuru fixovaná pomocou fixačných pások. Bol 
vytvorený orientačný model, na ktorom sa sledoval priamy vplyv fixačných pások na 
deformáciu zaťaţovaného telesa. Táto analýza dokazuje, ţe fixačná páska, aj ako samostatný 
fixátor, má výrazný vplyv na roztvárenie, respektíve fixovanie fraktúry. Z výsledkov tejto 
kapitoly je zrejmé, ţe pri pouţití jednej fixačnej pásky sa fraktúra roztvorí o 88% menej neţ 
bez pouţitia tohto fixátoru a pri pouţití dvoch fixačných pások dokonca o 94% menej, čo 
potvrdzuje prácu [3] spomínanú v kapitole 5 (rešerţná štúdia). Fixácia pomocou fixačných 
pások je menej invazývna metóda ako pomocou vnútrodreňového klinca. Určite nie pri 
všetkých typoch fraktúr, ale pri niektorých typoch by moţno stačilo aplikovať len fixačné 
pásky, čím by sa dosiahlo menšiemu zásahu do mäkkých tkaním.   
 Výsledky uvedené v kapitole 11 udávajú základnú predstavu o rozloţení napätia 
a deformácie v jednotlivých komponentoch skúmanej sústavy. Kovové časti sústavy                
(intramedulárny klinec, kotviace skrutky, fixačná páska) sa kontrolujú voči medznému stavu 
pruţnosti (ďalej len MSP) a medznému stavu únavy (ďalej len MSÚ). Maximálne redukované 
napätie sa nachádza v mieste fraktúry na intramedulárnom klinci.(viz. str. 64.). Hodnota 
extrémneho napätia, na tomto mieste, bez pouţitia fixačnej pásky, je  265 MPa. S pouţitím 
fixačnej pásky je toto napätie o ,∆σ=59MPa, menšie  neţ pri namáhaní bez fixačnej pásky. 
Bezpečnosť vzhľadom k MSP v prípade osteosyntézy bez fixačnej pásky je : kMSP(bez pásky) = 
3,13 a pri pouţití fixačnej pásky kMSP(s páskou) = 4,19.  
Konzervatívna (únavová charakteristika σc (tab. 10.2.1) je dolná hranica intervalu 
hodnôt) bezpečnosť voči MSP v tomto kritickom mieste dosahuje niţšie hodnoty. Kde 
kMSÚ(bez pásky) = 1,5 a kMSÚ(s páskou) = 1,9.  
Hodnoty bezpečnosti sú dostačujúce, pretoţe modelovaný stav popisuje situáciu tesne 
po operácii, respektíve aplikácii fixátora a predpokladá sa mierne namáhanie, kým sa 
nevytvorí svalok. Avšak môţe nastať kolízna situácia, kde nastane plné zaťaţenie 
predpokladané v tejto práci, avšak nepredpokladá sa, ţe by po vytvorenie svalku táto situácia 
nastávala pravidelne (cyklicky).  
Ďalej bol skúmaný medzný stav kostných tkanív, a to tak, ţe sa porovnávala intenzita 
pretvorenia s výsledkami Frostovej hypotézy [57], ktorá dosiahla svoje maximum v mieste 
styku fixačnej pásky a femuru (viz str. 68). Táto hodnota sa nachádza na počiatku štádia kde 
dochádza k praskaniu a porušeniu kostných tkanív podľa Frostovej hypotézy spomínanej v 
kapitole 5, maximálne redukované pretvorenie dosahuje hodnotu  0,0255 [-] , čo je počiatočná 
hranica spomínaného medzného stavu. Táto hodnota je vysoká, avšak má lokálny charakter. 
Tento extrém je pravdepodobne spôsobený aktiváciou kontaktu pri styku kosti a fixačnej 
pásky.  
Táto relatívne vysoká hodnota sa avšak po vytvorení svalku bude rozhodne pohypovať 
mimo tento kritický interval.          
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Sledoval sa tieţ kontaktný tlak v mieste styku fragmentov. Fixačná páska mierne zniţuje 
kontaktný tlak medzi fragmentami, avšak vzniká nové maximum medzi fixačnou páskou a 
stehennou kosťou a to o 59% (68 MPa) vyššie neţ pri zaťaţení bez fixačnej pásky (viz. 
str.69).  
Pri zaťaţení bez fixačnej pásky fragmenty po sebe kĺţu, respektíve sa vzájomne 
posúvajú, kdeţto při pouţití fixačnej pásky sú na sebe nalepené a kĺzajúca časť je rapídne 
menšia (viz. str.70) . Pri aplikácii fixačnej pásky dochádza k lepšej vzájomnej fixácii 
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